APPAREILLAGES 


Place des détecteurs de rayonnements dans un service de médecine nucléaire 

Les détecteurs sont présents en différents lieux dans le service 

au labo chaud : - activimètre => calibrage des doses à administrer 

- contaminomètre => vérification de la non-contamination 

- dans la salle de la caméra (gamma-caméra) => destinée à faire des images 

- dans le vestiaire du personnel (contaminomètre) => vérification de la non-contamination 

- détecteurs sur personnel (dosimètres) et d’ambiance 


Chacun des détecteurs est spécifique à une application. 

A CARACTERISTIQUES GENERALES DES DETECTEURS 

Toute détection d'un rayonnement ionisant repose sur la possibilité d'apprécier les interactions 
de ce rayonnement avec la matière. Un rayonnement traversant un milieu matériel quelconque 
lui cède tout ou partie de son énergie. Cette énergie cédée produit dans le milieu un "effet". Le 
principe de la détection des rayonnements est fondé sur l'apparition et l'observation de cet 
effet. 


Malgré la diversité des effets utilisables pour la détection et donc des modes de 
fonctionnement des appareils correspondants, un détecteur est le plus souvent constitué des 
éléments suivants : 

- une sonde en général associée à une alimentation haute tension, au niveau de laquelle le 
rayonnement interagit avec la matière ; 

- un système d'amplification, qui met en forme et amplifie le signal transmis par la sonde ; 

- éventuellement, un système de traitement du signal, dont le plus courant est le 
discriminateur d'amplitude ; 

- un système de visualisation qui fournit une donnée mesurant : un taux de comptage de 
particules (compteur), l'énergie des particules détectées (spectromètre), la dose absorbée 
(dosimètre) ou le débit de dose absorbée (débitmètre) dans un milieu. 

On caractérise donc les détecteurs au moyen d'une même série de paramètres. 

a) L’efficacité de détection 


Elle est définie comme le rapport du nombre de particules détectées au nombre de particules 
reçues par le détecteur. Elle dépend de la nature et de l'énergie des rayonnements. 

Elle peut être, nulle pour certains, maximale, égale à 1, pour d'autres. 





Le temps mort d'un système de détection peut être défini comme le plus petit intervalle de 
temps qui doit séparer deux informations pour que l'une et l'autre soient prises en compte 
individuellement par le système. Il dépend des caractéristiques du détecteur lui-même et de 
celles de l'électronique associée. Plus le temps mort est court, plus l'appareillage est apte à 
fonctionner avec des taux de comptage élevés. On peut essayer, "a posteriori", de corriger une 
installation des pertes de comptages survenant pour des taux de comptage élevés. Pour cela 
deux systèmes sont envisageables : les systèmes paralysables et les systèmes non 
paralysables. Leur caractéristique essentielle est de présenter tous deux un temps mort, x, 
constant, indépendant du taux de comptage. 

• système paralysable 

Dans un système paralysable, un événement n’est compté que s’il survient un temps x après le 
précédent, compté ou non. Si un événement survient pendant le temps mort, le système ne 
comptabilise plus rien pendant un temps égal au temps d’arrivée de l’événement, par exemple, 
si le temps mort d’un système est de 100 (as et que le second événement survient 30 (as après 
l’arrivée du premier, le système ne détecte plus pendant 100 + 30 (as = 130 (as . 

• système non paralysable 

Dans un système non paralysable, un événement est toujours compté s’il survient après un 
temps x après le précédent. Le système détecte donc toujours après son temps mort, sans être 
affectée par un événement pendant ce temps mort. 



En fait, dans la majorité des cas, on ne peut considérer un système comme paralysable ou non 
paralysable que dans une certaine gamme de taux de comptage. 



c) Le mouvement propre 


Il correspond au taux de comptage enregistré en l'absence de toute source de rayonnement. 
Il a pour origine : 

- le bruit de fond naturel (radioactivité ambiante, rayonnements cosmiques) ; 

- la radioactivité propre des matériaux du détecteur (le verre contient du 40 K, par exemple) 

- le bruit de l'électronique associée. 


d) La résolution en énergie 

Dans le cas d'appareils permettant la spectrométrie, c’est à dire la discrimination du nombre 
de particules en fonction de leur énergie, la résolution en énergie est définie comme la largeur 
relative à mi-hauteur de la réponse du détecteur à des particules d'une énergie donnée. 

On la nomme Largeur à Mi-Hauteur (LMH) ou FWHM en anglais (Full Width at Half- 
Middle). 

Nombre 



B LES APPAREILS METTANT EN JEU L'IONISATION DES GAZ 

1) LE PRINCIPE DE FONCTIONNEMENT 

Considérons un montage comprenant une enceinte contenant un gaz ionisable et deux 
électrodes entre lesquelles est appliquée une différence de potentiel. 

En l'absence de source de rayonnements ionisants, quelle que soit la différence de potentiel 
appliquée, le courant électrique traversant l'enceinte reste nul. Par contre, si une particule 
ionisante pénètre dans l'enceinte, elle libère sur son passage un grand nombre de paires d'ions 
(atomes de gaz ionisés positivement, électrons libres) qui migrent respectivement vers l'anode 
et la cathode. 

La collection de ces charges produit une variation de tension aux bornes de la résistance R qui 
constitue une impulsion dont l'amplitude, pour une particule donnée, dépend de la différence 
de potentiel appliquée entre les électrodes. Si l'on étudie l'amplitude de l'impulsion en 
fonction de la tension, à la pression atmosphérique, on distingue 5 régions. 




Nombre de paires d’ions collectées 



2) LES DIFFERENTS DETECTEURS A GAZ 
a) La chambre d'ionisation 

• Principe 

Région 2 (régime d'ionisation primaire) 

Au-dessus de 100 à 200 volts, la recombinaison des ions est négligeable, ils sont tous 
collectés. Pour une particule donnée, l'amplitude de l'impulsion est indépendante de la 
différence de potentiel appliquée entre les électrodes. Par contre, elle dépend de l'énergie de la 
particule. Les appareils fonctionnant dans cette région sont les chambres d'ionisation. 

• constitution 

Une chambre d'ionisation est constituée d'une enceinte contenant de l'air ou un gaz sous 
pression dans laquelle sont disposées des électrodes entre lesquelles est appliquée une 
différence de potentiel de 60 à 300 volts. L'une des électrodes correspond aux parois de 
l'enceinte, l'autre est centrale : aiguille ou cylindre, selon la géométrie du détecteur. 

• Usages 

Le nombre d’ions produit par une seule particule est trop faible pour donner naissance à une 
quantité d’électricité détectable: ce n’est donc pas un compteur. Le signal électrique n’est 
mesurable qu’à partir d’un grand nombre de particules incidentes: elle sert aux mesures de 
flux. 

Selon son montage, une chambre d'ionisation à deux utilisations différentes : 

le débitmètre 

La mesure du courant d'ionisation traversant une chambre montée en débitmètre, placée dans 
un champ de rayonnement, permet de connaître le débit de dose absorbée dans l'air ou dans un 
milieu de masse surfacique équivalente (grâce à une paroi convenable) à celle des tissus 
humains. Un débitmètre convient bien à la délimitation et au contrôle des zones contrôlées. 
Ainsi, la "babyline", très employée en radioprotection, est une chambre d'ionisation à parois 
minces remplie d'air à la pression atmosphérique, utilisable pour la mesure du débit de dose 
par exposition à des photons X et gamma d'une énergie comprise entre 8 keY et 2 MeV. 
L'épaisseur de la paroi de la chambre (7 mg.cm ) permet d'évaluer le débit de dose absorbée 
au niveau de la couche basale de l'épiderme. Le débit de dose absorbée en profondeur et au 



niveau du cristallin est mesuré en équipant l'appareil d'un capot en matériau équivalent-tissu 
d'une épaisseur de 300 mg.cm . 


La chambre à impulsions 

Une chambre à impulsions délivre une impulsion dont l'amplitude est proportionnelle à 
l'énergie de la particule qui la traverse. Elle permet de dénombrer des particules d'une énergie 
donnée et d'exprimer le résultat en unités d'activité. Les activimètres sont employés pour 
mesurer les activités des radiopharmaceutiques. Il permet la mesure de forte activité au labo 
chaud pour le calibrage des doses afin de préparer les mélanges de solutions radioactives 
(généralement le Technétium) et de molécules vectrices ou avant d’injecter le patient en 
médecine nucléaire. L’activimètre se présente sous la forme d’un puits à l’intérieur duquel on 
introduit l’échantillon à mesurer (seringue ou flacon). Elle est constituée de deux électrodes 
cylindriques coaxiales séparées par un gaz sous pression et une ddp est entretenue entre les 
électrodes. Le centre de la chambre laisse ainsi un espace vide ou puits qui n’est autre que le 
volume sensible du dispositif. L’électronique associée convertit ensuite le courant d’ionisation 
en tension proportionnelle à l’activité de l’échantillon. En effet, pour un radionucléide et une 
géométrie donnée (seringue ou flacon, en verre ou en plastique) et en supposant une réponse 
linéaire, le courant d’ionisation est directement proportionnel au nombre de désintégration par 
seconde donc à l’activité en Bq. 

Bien entendu, la réponse d’une chambre d’ionisation varie pour un radionucléide en fonction 
de ses caractéristiques (énergie(s), probabilité relative d’émission) et de son abondance 
relative lorsqu’il s’agit d’un mélange. Aussi un réglage approprié du circuit d’amplification 
est nécessaire pour s’adapter aux différentes préparations radiopharmaceutiques. Pour les plus 
répandues, des touches pré-réglées permettent d’accéder rapidement aux réglages spécifiques. 
L’activimètre est donc un outil d’autant plus indispensable en m édecine nucléiare que c’est 
de sa constance que dépend la dose qui sera injecté au patient et donc son irradiation, il faut 
donc quotidiennement s’assurer de sa réponse par une source étalon ( 133 Ba par exemple). 

b) Le compteur proportionnel 

Différents types de compteur proportionnel sont utilisés : compteur cylindrique avec ou sans 
fenêtre, compteur cloche, compteur étanche ou à circulation de gaz. Ils sont employés pour la 
détection des X et gamma de faible énergie, des alpha et bêta provenant d'une contamination. 
Ils permettent, comme les chambres d'ionisation, la spectrométrie, grâce à la discrimination en 
amplitude des impulsions recueillies. Ils sont assez peu utilisés. 


c) Le compteur de Geiger-Müller 
• Principe 

Région 5 (régime de Geiger-Muller) 

A partir de 1100 volts, chaque ionisation primaire entraîne des avalanches d'ions multipliées 
en chaîne. Le détecteur délivre le nombre maximum d'électrons qu'il est capable d'émettre. 
L'amplitude de l'impulsion est grande mais reste la même, pour une différence de potentiel 
donnée, quelle que soit la particule. L'appareil fonctionne en régime de Muller. L'ajout au gaz 
d'alcool ou d'un halogène permet d'interrompre l'avalanche d'électrons et de rendre l'appareil 
apte à la détection d'une autre particule, sinon l'appareil devient inutilisable. Les appareils 
fonctionnant dans cette région sont les compteurs de Geiger-Muller. 



• Constitution 

Il est schématiquement constitué d'une coque métallique ou en verre rendu conducteur par un 
dépôt convenable et d'un fil central porté à une haute tension positive (entre 1000 et 3000 
volts), remplie d'un gaz rare (argon ou hélium) auquel sont ajoutées quelques traces de 
vapeurs organiques. 

Dans un tel compteur, l'impulsion de tension mesurée, de grande amplitude, est indépendante 
de l'énergie de la particule ionisante détectée: le compteur ne permet que le dénombrement 
des particules. Le temps de collection des charges, nombreuses, est élevé et le temps mort 
également. 

• Utilisation 

Le rendement est voisin de 100% pour les alpha et les bêta, si la fenêtre adoptée les laisse 
convenablement passer, plus faible, de l'ordre de 1%, pour les photons X ou gamma. 
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Le nombre cumulé de particules détectées est limité (en général 10 impulsions), en raison de 
l'épuisement progressif des vapeurs polyatomiques qui permettent l'autocoupure. 

Le passage d’une particule crée 1 impulsion. Le signal est indépendant de l’énergie de la 
particule: le compteur Geiger-Müller ne permet donc que de compter le passage d’un certain 
nombre de particules en une minute, par exemple, mais sans en connaître la nature, ni 
l’énergie de chacune. Ce type de détecteur ne nécessite pas d’amplification d’où un coût 
relativement faible. 

Ils sont surtout adaptés à des mesures d'ambiance et comme appareil d'alerte à seuil réglable 
pour un type particulier de rayonnement ionisant (contrôle des mains ou de la paillasse pour 
déceler une contamination éventuelle après une manipulation). 


C LA GAMMA CAMERA 

C’est l’appareil de détection dont on se sert en scintigraphie pour réaliser les images de 
distribution du radiotraceur dans l’organisme du patient. 

Il est constitué d’un ou plusieurs détecteurs ayant la possibilité de s’éloigner ou de 
s’approcher du patient, de tourner autour de lui (pour faire des incidences de profil ou des 
tomographies), et de s’incliner (en crânio-caudale ou en caudo-crâniale) ; ces détecteurs étant 
solidement arrimés à un statif par des bras. 

Il permet de faire : 

• des images planaires (organe en regard du ou des détecteurs pour acquérir en un même 
temps la face antérieure et la face postérieure) 

• des balayages du corps entier par un mouvement de translation de la table 

• des acquisitions dynamiques grâce à sa possibilité de réaliser des images successives très 
rapprochées dans le temps 

• des acquisitions tomographiques grâce à sa possibilité d’enregistrer des images tout en 
tournant autour du patient 



A w 


Détecteur 1 



Gamma caméra à deux têtes 
(à 180°) 


La chaîne de détection en scintigraphie est dans l’ordre : 

• Collimateur qui sélectionne la direction des photons y ou X 

• Cristal INa activé au thallium qui convertit les photons y en photons lumineux 

• Guide de lumière permettant l’éclairage des photomultiplicateurs 

• Photomultiplicateur: détecte l’impulsion lumineuse et la transforme en impulsion 
électrique 

• Amplificateur 



Le détecteur dispose d’une protection en plomb sur les côtés et à l’arrière afin d’éviter la 
détection des rayonnements parasites. 


La résolution spatiale d’une gamma-caméra est déterminée par trois facteurs : 

- la résolution de l’image produite par le collimateur 

la transformation de cette image en image lumineuse par le scintillateur 
la précision de la reproduction de l’image par la chaine de visualisation 

I) LE COLLIMATEUR 

1) définition 

Il est constitué d’une grille de plomb définissant des trous de section et de hauteurs 
déterminées, séparées par des parois de plomb (ou septa), d’épaisseurs également fixées. 
Sans collimateur, le cristal est éclairé de façon uniforme, il est donc impossible de distinguer 
deux points voisins. C’est un élément essentiel au fonctionnement d’une caméra à 
scintillations: il assure la correspondance entre chaque point objet et son point image 
homologue en sélectionnant la direction des photons : il arrête les photons n’ayant pas la 
direction voulue par effet photo-électrique. Il ne laisse passer, en moyenne, qu’ 1 photon sur 

10 000 émis par la source. 

11 détermine la résolution spatiale et la sensibilité du détecteur. 

Le collimateur modifie donc profondément le rayonnement incident puisqu’ en sortie, au 
niveau du cristal, ne vont subsister que trois composantes du rayonnement incident: 

- la composante géométrique émise dans l’axe des canaux (qui contient 
l’information utile) 

- la composante diffusée dans la source et se retrouvant également 

dans l’axe du collimateur, elle parasite l’information, il faut la minimiser. 

- la composante de pénétration septale (qui passe donc malgré le plomb) et 
qu’il faut réduire également 


Pour une bonne qualité d’image, il est nécessaire que la composante géométrique soit la plus 
importante possible par rapport aux deux autres qui constituent un bruit de fond parasite 









2) Influences de l’épaisseur des septa en plomb 


L’épaisseur des septa doit être adaptée à l’énergie du rayonnement Gamma émis de façon à 
pouvoir absorber une fraction importante (95 %) des photons présentant une trajectoire 
oblique par rapport à l’axe des canaux, sinon les photons de pénétration septale provoque un 
artefact en étoile du type : 



Le collimateur Basse Energie (énergie de l’émission y < à 200 keV) a une faible épaisseur de 
plomb entre les septa. 



Le collimateur Haute Energie (énergie de l’émission y < 300 keY) est utilisé pour faire des 
images avec l’I 131 (y = 364 keV). 





3) Influences de l’espacement et de la longueur des lames du collimateur 


Il existe deux caractéristiques essentielles pour les collimateurs: 
la résolution spatiale 

- la sensibilité (ou efficacité géométrique) 

Ces deux facteurs sont inversement proportionnels, comme sur tous les types de détecteurs 
(radiologie, IRM). 

a) La résolution spatiale 


Elle traduit l’aptitude du collimateur à séparer les images de deux sources radioactives 
ponctuelles rapprochées. Elle est favorisée par des cylindres ayant un grande longueur 
avec un espacement de faible diamètre afin de présenter un angle d’ouverture réduit. 

Il y a donc un faible taux de comptage. L’image est précise mais longue à réaliser. 

Le nombre de trous est plus grand puisque de diamètre plus petit : en moyenne 4.1 0 4 trous. 


(long bore) 
grande longueur 
+ faible diamètre 
= + grande 
résolution 
spatiale 


Angle solide de 
détection 


Pour favoriser cette résolution qui a des conséquences sur la précision de l’image en soit, il y 
a des collimateurs dit à Haute Résolution (dit HR) et même Ultra Haute Résolution (UHR) 
avec des images très précises, mais longues à acquérir. Le type de collimateur HR est le plus 
fréquemment utilisé (sauf cas contraire). 


Pour un collimateur à lames parallèles la résolution spatiale se dégrade apprixomativement 
d’1 mm lorsqu’on augmente la distance de 1 cm entre le détecteur et le patient d’où la 
nécessité d’être toujours au plus près. Le type de collimateur à canaux longs (long bore) est 
recommandé pour les tomographies d’émission monophotonique. 


b) La sensibilité 

C’est le rapport du flux de photons transmis par le collimateur sur le flux de photons émis. 
Elle augmente rapidement avec la section des canaux et diminue lorsque l’épaisseur et la 
hauteur des septa augmentent. 

Le nombre de trous est plus petit puisque de diamètre plus grand: en moyenne 1.1 0 4 trous. 

Un collimateur avec des trous larges est donc sensible ce qui a pour conséquence un fort taux 
de comptage. 





L’image est imprécise mais rapide à réaliser. On réserve l’utilisation du collimateur haute 
sensibilité à des études dynamiques rapides. 


faible longueur 
+ grand diamètre 

+ grande sensibilité 
mais plus 
petite résolution 
spatiale 



Le collimateur Ail Purpose (tout usage) est un compromis entre la sensibilité et la résolution 
spatiale. 

4) Influences de la direction des lames du collimateur 


Le collimateur à lames parallèles 


Les trous sont verticaux et les septa parallèles. La taille de l’image est de la même dimension 
que l’onjet (zoom = 1). Il n’y a pas de distorsion de l’image et le champ de vue est constant. 
La meilleure résolution est obtenue lorsque la source est au contact ou au voisinage immédiat 
du détecteur. 


Le collimateur divergeât (vers la source) 


Il rétrécit l’image et dégrade la résolution spatiale et la sensibilité. 
On s’en servait pour les corps entiers en scintigraphie osseuse. 







Le collimateur convergent (les trous sont obliques vers la source) 

Il agrandit l’image (15 %) , augmente un peu la résolution spatiale, 
améliore surtout la statistique de comptage (raccourcit la durée d’acquisition 
des images) mais entraîne une distorsion de l’image. 

On peut s’en servir pour la scintigraphie cérébrale. 



Le collimateur sténopéique ou Pinhole 

Il agrandit l’image, augmente la résolution spatiale et entraîne une distorsion de l’image. Plus 
le trou est fin, meilleure est la résolution de l’image, mais plus réduite est la statistique de 
comptage. On peut changer la pièce qui laisse passer les rayons (« l ‘insert ») afin de modifier 
la dimension du trou sténopéique 
sans avoir à changer le collimateur. 

La taille de l’image est en fonction de la distance entre la source et le trou. 

On peut s’en servir pour les scintigraphies osseuse pour les petits os (carpe) ou pour la 
thyroïde. 




Il) LE MONOCRISTAL D’IODURE DE SODIUM 


C’est un cristal scintillateur, c’est à dire qu’il a la particularité d’émettre de la lumière après 
avoir absorbé un rayonnement y ou X. ; il agit comme un convertisseur de longueur d’onde et 
un multiplicateur de photons. 

Les états énergétiques d’un atome isolé ou d’une molécule consistent en un série de niveaux. 
Dans un réseau cristallin inorganique, les niveaux périphériques sont perturbés par 
interactions mutuelles entre les atomes et les ions et ils sont élargis en une série de bandes 
d’énergies permises séparées par des régions interdites. Normalement, les bandes d’énergie 
les plus basses sont complètement remplies, alors que les bandes les plus élevées sont vides. 
Les bandes s’étendent à tout le cristal et les électrons sont libres de se mouvoir à l’intérieur 
d’une bande sans apport d’énergie. Le mouvement dans une bande pleine ne constitue pas un 
conduction électrique, car un nombre égal d’électrons se meut en directions opposées. Les 
électrons de la bande de valence peuvent aller dans la bande de conduction s’ils s’absorbent 
un quantum et quittent alors la bande de valence. 

Cas de l’INa (Tl) cristal le + utilisé en scintigraphie 



La densité du monocristal d’iodure de sodium est de 3,67, de plus le numéro atomique élevé 
(Z =53) de l’iode favorise l'effet photoélectrique ( donc un bon coefficient d’absorption des 
photons) et sa transparence optique est bonne. Le rôle des impuretés est capital pour la 
détection, l’émission lumineuse ne dépendant que d’elles : le cristal d’iodure de sodium seul 
(INa) n’émet pas dans la gamme d’énergie des photons lumineux lorsqu’il est irradié à 
température ambiante mais dans les UV ; or le cristal y est opaque et les photomultiplicateurs 
(pièces essentielles que nous verront par la suite) sont peu sensibles à cette émission. Il y a 
donc également excitation du Tl lors de l’interaction du rayon y ou X, la désexcitation du Tl 
se fait par fluorescence (scintillation) dans le domaine du bleu visible (3 eV) , mais de très 
faible intensité. 


Bande de conduction 
Bande intermédiaire (Tl) 



Bande de valence 



Notons que la fluorescence est un phénomène très rapide, il peut y avoir une émission 
retardée du photon de désexcitation : c’est la phosphorescence qui peut être gênante lors du 
comptage de sources très actives (donc de la nécessité d’un rafraîchissement très rapide de la 
détection). 

Un photon incident traverse le monocristal d’iodure de sodium enrichi au thallium INa(Tl) 
(0,1 à 0 ,4 mole pour mille) provoquant des excitations et des ionisations; dans le cas idéal, il 
interagit avec le cristal en cédant son énergie par effet photoélectrique, le photoélectron ayant 
à son tour une énergie suffisante pour expulser de nombreux autres électrons dans le cristal. 

Le rendement lumineux du cristal est supérieur si l’absorption se fait par effet 
photoélectrique, mais demeure faible, aux alentours de 10 %. 

Si un photon de 140 keY (pic d’énergie du 99m Tc) transmet la totalité de son énergie par effet 
photoélectrique au cristal, il va donc provoquer l’émission de 140 000 / 30 = 4600 photons de 
3 eV. Le cristal sert donc de convertisseur de longueur d’onde et également de multiplicateur 
de photons. 



Lorsque l’absorption se fait par effet Compton, le nombre de photons lumineux émis n’est 
plus proportionnel à l ‘énergie du photon incident. 

Premier cas possible : 


composante diffusée provenant 
du patient 





Deuxième cas possible : 


composante diffusée sortant 
du cristal 


L’absorption d’un photon y dans le cristal donne une scintillation qui mesure environ 25 pm 
de diamètre forme sur la face de sortie une tache de 10 cm de diamètre environ. 

Cette tache est vue par plusieurs photomultiplicateurs (1 central et 6 périphériques) qui 
délivrent des signaux électriques : X et Y pour la localisation en coordonnées du signal 
correspondant à l’interaction du photon, et E qui est proportionnel à son énergie. 

gamme d’énergie possible du cristal d’Ina(Tl) 

La gamma-caméra permet de capter les énergies allant de 70 à 400 keV. 

Dimensions possibles du cristal d’Ina(Tl) 

La taille du cristal dépasse souvent 50 cm dans sa plus grande dimension ; obtenir un cristal 
d’un seul tenant de cette dimension avec une si faible épaisseur pose des problèmes 
technologiques considérables. 

Epaisseurs possibles du cristal d’Ina(Tl) 

L’épaisseur optimale du cristal pour capter les énergies du Tc" m et du Tl 201 est de 6 mm.. En 
fait, l’épaisseur courante est de 9,5 mm afin d’utiliser les énergies du Ga67, de l’Inl 11 et de 
1T131. 

Comme les autres composants de la tête de détection, le cristal intervient au niveau des deux 
caractéristiques, couplées et souvent contradictoires : sensibilité et résolution. 

- La sensibilité dépend essentiellement de l’absorption du rayonnement gamma dans 
l’épaisseur du cristal, seuls les rayons absorbés étant détectés. Un cristal plus épais intercepte 
plus de photons. 

Un cristal de 13 mm d’épaisseur possède une efficacité approximative, en fonction de 
l’énergie des rayons gamma, de : - 90 % à 140 keY (Te 99m) 

- 75 % à 170 keY (1 123) 

- 34 % à 280 keY (In 1 1 1) 

-22% à 360 keY (1 131) 

- 13 % à 51 1 keV (positrons) 




L’épaisseur peut atteindre 19 mm dans le cadre de la détection en coïncidence (photons de 
dématérialisation de 5 1 1 keY). 


- La résolution est également affectée par l’épaisseur du cristal car un photomultiplicateur 
reçoit la lumière émise dans un certain angle solide qui dépend de la hauteur à laquelle la 
scintillation s’est produite au sein du cristal : il y a donc une imprécision. 


Inconvénients du cristal d’Ina(Tl) 

Les points faibles de ce cristal sont : 

sa grande sensibilité aux chocs (bien qu’il soit protégé par les collimateurs lorsqu’ils sont 
en place) 

- sa grande sensibilité aux variations de température (une différence de plus de 5 °C par 
heure risque de provoquer une cassure). 

Il est hygroscopique et le contact avec l’air le détériore irrémédiablement: une enveloppe 
de protection est nécessaire et peut gêner la détection des rayonnements de basse énergie. 

- son coût relativement élevé (100 000 euros par cristal) 


Propriétés du scintillateur 

Il doit présenter les avantages suivants : 

- un numéro atomique et une densité élevés 

- posséder une efficacité de conversion importante 

- une luminescence induite de faible durée de vie 

- une émission dans le domaine du visible (PM moins onéreux) 

- avoir une grande transparence à sa propre lumière d’émission 

- posséder une excellente linéarité de réponse sur la gamme d’énergie utilisée 

- pouvoir être fabriqué en grandes dimensions 

- un indice de réfraction proche de celui du verre (1,5) afin de faciliter le couplage 
avec le photomultiplicateur 


III) LE GUIDE DE LUMIERE 

C’est une plaque de verre placée entre le cristal et la batterie de photomultiplicateurs, avec des 
joints optiques (graisse de silicone) entre ces différents milieux transparents. 

Il sert : 

- à adapter l’indice de réfraction entre le cristal (très élevé) et le vide des PM 
ceci afin d‘ éviter la réflexion des rayons trop inclinés par rapport à la surface. 

- à éloigner les PM du cristal afin qu’un plus grand nombre d’entre eux reçoivent une quantité 
mesurable de lumière. 


IV) LES PHOTOMULTIPLICATEURS 

Le PM est la pièce électronique essentielle du détecteur, c’est un tube où le vide est maintenu 
par un getter. On en compte une soixantaine par tête de Gamma-caméra. Ils sont aujourd’hui 
de forme hexagonale pour couvrir de façon optimale la surface du cristal. Il y a une 
soixantaine de PM par Caméra (nombre variable selon les constructeurs). 



Le photomultiplicateur est composé de 2 parties: 


- la photocathode, agit par effet photoélectrique: elle émet des électrons lorsqu’elle est 
soumise à la lumière bleue provenant du cristal, longueur d’onde pour laquelle elle présente 
une réponse maximale. Il y a en général émission d’un électron pour 7 à 10 photons absorbés. 
Elle doit, en plus, avoir un faible courant résiduel, c’est-à-dire émettre spontanément que très 
peu d’électrons. 

- un dispositif multiplicateur d’électrons (dynodes). 

Après une optique électronique d’entrée, les électrons sont attirés vers une plaque chargée 
positivement (dynode). 

Chaque dynode, frappée par un électron , restitue à son tour plusieurs électrons (effet de 
multiplication g). En plaçant une série de n dynodes (10 à 14 en pratique) à des potentiels 
croissants (100 Y entre chaque dynode) pour que les électrons libérés soient toujours attirés 
vers la suivante, on atteint un facteur de multiplication de g n . 

Finalement, les électrons sont recueillis sur l’anode où ils donnent naissance à une impulsion 
électrique de très brève durée (de l’ordre de 10' 8 s) et de quelques dizaines de mV. 


dynodes 



Photo- 

cathode 


Ainsi, la charge électrique totale des électrons collectés est proportionnelle au nombre de 
photons lumineux qui ont frappés la photocathode, lui-même proportionnel à l’énergie 
déposée dans le cristal par la particule incidente. 


La localisation de l’événement (point d’impact sur le cristal) se fait par un réseau de 
résistances qui associe les PM entre eux. La distribution de l’amplitude des impulsions de 
sortie des PM fournit l’information de localisation par l’intermédiaire d’un localisateur de 
positionnement. Pour chaque photon parvenant au cristal une scintillation sera produite et 
transformée par les PM en impulsion électrique. Cette impulsion traverse deux résistances en 
parallèle qui n’ont pas la même valeur. La plus faible laissera passer plus d’électrons. 
L’addition des impulsions provenant des différents PM sera effectuée séparément pour les 
résistances de gauche et de droite. La comparaison de l’amplitude ces deux signaux permettra 
la localisation de l’impulsion. Après analyse spectrométrique, les signaux de sortie sont 
ensuite transférés vers un tube cathodique qui fournit une représentation en deux dimensions 
des événements produits dans le cristal. 



On caractérise un photomultiplicateur par : 


- la courbe de réponse spectrale : elle doit être adaptée à la courbe d'émission de 
fluorescence 

- le rendement quantique : c’est le rapport du nombre d'électrons émis par le scintillateur au 
nombre de photons de fluorescence reçus; les photocathodes des photomultiplicateurs 
habituellement utilisés ont un rendement de 15 à 20 % pour les photons de fluorescence 
des cristaux d'iodure de sodium activés au thallium ; 

- le gain : c’est le rapport du nombre d'électrons collectés au niveau de l'anode au nombre 
d'électrons émis par la photocathode. Il dépend du nombre des dynodes, du rendement de 
leur émission, fonction de la haute tension appliquée. Il est de l'ordre de 10 6 avec 1 1 
dynodes, de 10 8 avec 14 dynodes. 

V) L'ELECTRONIQUE ASSOCIEE 

Elle comprend : 

l'alimentation haute tension du photomultiplicateur (800 à 1600 volts) ; 

- un préamplificateur, nécessaire lorsqu’une impulsion doit être transmise dans un câble 
coaxial long afin d’éviter une atténuation et une déformation du signal dues aux résistances 
des fils électriques. 

- un amplificateur inverseur permettant d’augmenter de manière proportionnelle l’impulsion 
produite par la tête de détection 

Ces deux dernier sont reliés, soit, à un sélecteur d'amplitude monocanal ou spectromètre 
d'amplitude et une échelle de comptage, soit, à un analyseur multicanaux, permettant de 
dénombrer les particules détectées en fonction de leur énergie. 

Un analyseur multicanaux comporte un grand nombre de canaux (1024 ou plus). Chacun 
correspond à une bande étroite d'amplitude (ou d'énergie). Chaque impulsion d'entrée donne 
un train d'impulsions calibrées de durée proportionnelle à son amplitude. Le contenu du canal 
dont le numéro correspond à la durée du train d'impulsions est incrémenté d'une unité. Toutes 
les impulsions enregistrées sont visualisées sur l'écran d'un micro-ordinateur et éditées à l'aide 
d'une imprimante. 

- un compteur qui détermine le nombre d’impulsions durant un temps donné 

- un intégrateur indiquant une valeur moyenne dans le temps 



VI) LE SPECTROMETRE 


Il permet l’analyse de l’amplitude de l’impulsion de tension sortant du PM donc de connaître 
l’énergie du photon qui a atteint le détecteur. Cela permet d’éliminer les impulsions 
indésirables, c’est-à-dire les petites fluctuations dues au bruit de fond électronique du PM et 
éventuellement le rayonnement diffusé dont l’énergie est plus faible que celle du rayonnement 
direct. Ceci est possible car l’impulsion produite par le PM est proportionnelle à l’énergie 
déposée par le photon incident dans le cristal. 

Lorsqu’une scintillation se produit, la somme des signaux de sortie de tous les PM fournit la 
valeur de l’énergie perdue dans le volume du scintillateur. Le grand nombre de PM permet 
d’assurer la collecte du maximum de lumière. 

L’amplitude du signal de sortie d’un PM varie avec la distance qui existe entre le centre de sa 
photocathode et le lieu où s’est produit la scintillation dans le cristal. 

Il suffit de déterminer l’énergie avec laquelle on désire travailler et d’y associer une marge de 
tolérance (par exemple: fenêtre de 10 % de part et d’autre du pic). Toutes les impulsions non 
contenues dans cette plage d’énergie seront éliminées. 

Une fenêtre étroite donne une meilleure résolution en énergie mais risque d’introduire des 
pertes de comptages, faisant perdre à la caméra sa qualité primordiale : la sensibilité. 
Inversement une fenêtre plus large nuit à la résolution spatiale, deux scintillations émises au 
même endroit dans le cristal, mais correspondant à des énergies différentes, n’étant pas 
positionnées sur l’oscilloscope au même endroit. 

Définition de la spectrométrie 

C’est la mesure des impulsions proportionnelles à l’énergie délivrée dans le cristal par les 
photons X ou y. 


Allure du spectre 

Photons donnant lieu à des interactions dans le cristal: 

• photons primaires (140 keV), ces photons primaires vont être complètement 
absorbées (Effet photoélectrique) 

• photons primaires (140 keV) partiellement absorbés (Effet Compton) 

Possibilité que le photon secondaire puisse être absorbé par Effet photoélectrique dans le 
cristal 

• photons diffusés (< 140 keV) partiellement ou complètement absorbés. 





Allure du spectre Gamma obtenu 

Les signaux recueillis représentent le spectre de l’énergie absorbée par le détecteur, quel que 
soit le rayonnement considéré. Mais c’est surtout pour l’étude du spectre y que l’on utilise ces 
dispositifs. 

Histogramme du nombre d’impulsions détectées en fonction de leur amplitude en keY: 

• pour le Te 99m 


théoriquement: 


nb d'événements 


-ï- 

140 


keY 


en pratique: Vallée Co mpton 



Pic d’absorption 
totale 


Si on compare au spectre théorique (rayonnement monoénergétique) le spectre réellement 
observé on note deux faits principaux: d’une part on observe un étalement du pic, et d’autre 
part, toute une partie du spectre est située loin du pic. La partie « hors pic » du spectre 
correspond au fait que l’on a tracé le spectre de l’énergie absorbée dans le cristal, et non celui 
de l’énergie des photons y. 

L’aspect en dôme du pic est lié à une certaine dispersion autour de la valeur moyenne, car 
aucun des facteurs de proportionnalité n’est parfaitement constant. 

C’est surtout le cas pour les détecteurs à scintillations, en raison notamment des imperfections 
de la transmission lumineuse et du caractère statistique du gain des P.M. 

En effet, certains photons ne subissent aucune interaction avant d’atteindre le cristal où ils 
peuvent perdre toute l’énergie: l’énergie absorbée est alors égale à leur énergie E max et on 
retrouve le pic dit pour cette raison « d’absorption totale ». 



Le pic d’absorption totale correspondant au maximum de l’énergie des photons déposée dans 
le cristal, contient l’information provenant de l’organe situé en regard du détecteur puisqu’il 
correspond à des photons n’ayant pas interagit avant de rencontrer le cristal. 

La fenêtre spectrométrique sera établie autour de ce pic, une fenêtre de 10 % correspond à 
une valeur de 10 % autour du pic d’absorption totale : pour le Te 99m on prendra donc en 
compte pour établir l’image les valeurs comprises entre 140 -14 = 136 et 140 + 14 = 154 keV. 

Mais d’autres photons peuvent subir un effet Compton, soit dans le cristal lui-même, soit dans 
le milieu traversé avant d’atteindre le cristal: l’énergie absorbée est alors inférieure à E max : 

• Le pic d’échappement de l’iode (E - 28 keV) correspond à une sortie du cristal d’un 
photon de réarrangement des électrons périphériques (entre les couches K et L) des 
atomes d’iode après effet photoélectrique. On détecte donc une partie seulement de 
l’énergie du rayonnement incident : 140 - 28 = 112 keV. 

• Dans l’effet Compton, le photon peut avoir une direction variant de 0 à 180° et une 
énergie variable comprise entre : 

E 7 min = E Jen keV) 

1 + 3,9.10' 3 .E y 
et entre E y max = E y 

Dans le cadre du Te 99m , l’énergie des photons diffusés varie de 91 à 140 keV. 

Cette gamme d’énergie est appelée la zone de rétrodiffusion. 

Ces photons peuvent : - soit sortir du cristal (probabilité qui croît avec l’énergie) 

- soit interagir par effet Photoélectrique ou effet Compton 

Les électrons de l ‘effet Compton peuvent, quant à eux, prendre une direction allant de 0 à 90° 
et une énergie variant de 0 keV à un maximum calculé par : 

E e-max = E y (en keV) 

1 + 255/E y 

ce qui donne pour le Te 99m une énergie maximale de 49 keV. Ces électrons perdent leur 
énergie dans le cristal qui la restitue par fluorescence. 




Pic d’absorption 
totale 


en pratique: 
Plateau Compton 


nb d'événements 



Pic d’absorption 
totale 


Les intérêts de la spectrométrie 
Ils sont multiples : 

- éliminer le rayonnement diffusé 

- améliorer le rapport signal sur bruit 

- l’identification du radio-isotope car les pics d’absorption totale, de rétrodiffusion et 
d’échappement lui sont caractéristiques. 

- pouvoir acquérir pendant le même temps plusieurs images de radio-isotopes 
différents (détection multi-pics) 


‘ Ijk? 'bruit dé fond du ffldüvethènt hro y rc 
Il est dû : 

- au bruit thermoionique de la photocathode. Les impulsions sont de faible amplitude 
et de ce fait facilement éliminées par le spectromètre. 

- au rayonnement du potassium (K 40 ) contenu dans le verre. 

à l’effet Cerenkov dû aux rayons cosmiques. Ces impulsions de bruit ne peuvent 
être évitées que par un blindage de la sonde. 


Les nouvelles générations de Gamma-Caméras disposent maintenant : 

d’une numérisation individuelle des signaux de chaque PM suivie par une série de 
corrections individuelles avant le calcul de la position du photon y. 
de calcul de la position du photon y indépendant vis-à-vis de l’énergie de l’isotope 
(procédures qui rend toutes les autres corrections indépendantes de l’énergie 
- de la capacité de séparer deux événements simultanés 

d’une automatisation des calibrations et des contrôles des gains des PM 



VII) PARAMETRES MODIFIABLES ET INTERVENANT DANS LA QUALITE 
DES IMAGES 

Il faut faire un compromis entre la résolution spatiale du système de détection et le taux de 
comptage (nombre d’ événements enregistré par pixel) car il y a une compétition entre ces 
paramètres. 

La taille de la matrice image 

Le format des matrices utilisées est détérminé en fonction de la résolution spatiale et du 
nombre d’évènements enregistrés. Les formats habituellement rencontrés vont de 64 2 , 128 2 , 
256 2 voire 512 2 . la finesse de l’image (et donc de la vision des bords de l’organe) dépend de 
son format (64 x 64, 128 x 128, 256 x 256, 512 x 512). Mais il ne faut pas faire l’erreur de 
choisir d’emblée une grande matrice. 

2 règles président au choix optimal du format : 

• contrainte de la dimension du plus petit objet à analyser 
La règle d’échantillonnage (ou théorème de Shannon) impose que la fréquence 
d’échantillonnage v e (ou fréquence de Nyquist) doit être supérieure à deux fois la plus grande 
fréquence que l’on peut mettre en évidence dans l’image v m . Concrètement la taille du pixel 
(dimension du cristal divisé par le nombre de lignes) a son importance. Une gamma -caméra 
récente possède une résolution spatiale de 6 mm, donc le pixel doit impérativement avoir une 
taille deux fois inférieure (ou égale) à cette taille de pixel soit 3 mm. 
le format 64 2 sans zoom n’est pas donc adapté. 


Pour une caméra moderne de 40 cm de diamètre, il faut donc choisir une matrice 128 2 ou 
mieux 256 2 , si cela est possible. 


• erreurs statistiques inhérentes à la méthode employée 

En effet, à chaque pixel doit être associé un nombre (n) d’ événements enregistrés suffisant 
pour être statistiquement significatif, il faut que (n) vérifie la loi de Poisson où 



représente l’erreur statistique. 


Ainsi, par exemple, pour une acquisition homogène sur toute l’image correspondant à 
l’accumulation de 300 kcps (300 000 événements) le contenu de chaque pixel sera de : 

- 73,2 cps au format 64 2 correspondant à une erreur statistique de 1 1,6 % 

- 18,3 cps au format 128 2 correspondant à une erreur statistique de 23,4 % 

- 4,6 cps au format 256 2 correspondant à une erreur statistique de 46,7 % 


On remarque donc la nécessité de ne pas sélectionner d’emblée une matrice trop grande par 
souci de résolution puisqu’on s’éloigne alors du but recherché avec un nombre réduit 
d’informations (cas le plus fréquent puisque le patient a une « patience » limitée). 



On peut augmenter le nombre d’évenements enregistrés et donc la statistique de comptage : 


En augmentant la durée de l’acquisition (mais il faut penser au confort du patient 
et à la pharmacocinétique du radiopharmaceutique) 

En augmentant l’activité injectée (mais il faut penser à la radioprotection du 
patient) 

En augmentant la sensibilité du système (nombre d’événements par seconde) par le 
choix d’un collimateur plus sensible (mais on dégrade alors la résolution spatiale) 

Plus simplement, il faut donc adapter l’enregistrement au type d’étude que l’on souhaite. 

La quantité d’informations par image (comptage) 

Si le Rapport Signal sur Bruit (RSB) est élevé,c’est-à-dire si l’organe a fixé la majorité du 
traceur et le signal autour de l’organe est faible : les photons provenant de la région étudiée, la 
statistique totale à acquérir pour obtenir une image correcte sera faible : exemple de 400 kcps 
pour une image pulmonaire. 

Si le Rapport Signal sur Bruit (RSB) est faible, l’organe a peu fixé le traceur et le bruit de 
fond est important (beaucoup d’activité au niveau des tissus avoisinants (muscles)), la 
statistique totale à acquérir pour obtenir une image correcte sera donc élevée car les photons 
proviennent aussi des autres régions que celle étudiée exemple de 1000 kcps pour une image 
osseuse. 

Concrètement : 

- La scintigraphie pulmonaire ne nécessite pas une très grande précision (les poumons 
bougent), la source est homogène et le RSB est élevé = matrice de 128 2 , de profondeur 8 bits 
et statistique de 400 kcps. 

- La scintigraphie osseuse nécessite une grande précision, la source est inhomogène et le RSB 
est bas = matrice de 512 2 , de profondeur 16 bits et statistique de 1000 kcps. 


Critères d’arrêt déCqèqqisition planaire 

Le mode pré-coups est un réglage fait auprès de la caméra pour qu’elle cesse de réaliser 
l’image lorsque la quantité d’information ( en kilocoups) est satisfaisante pour l’interprétation 
médicale. 

Il est également possible d’arrêter l’image au bout d’un temps déterminé à l’avance (mode dit 
en pré-temps). 

Mais il faut garder à l’esprit que la qualité de l’image (et donc la possibilité pour le médecin 
de l’interpréter) dépend de la quantité d’informations contenues dans cette image et donc le 
temps doit être suffisant pour l’atteindre. Une image de 5 minutes faite chez un patient pour 
une scintigraphie osseuse et qu’on reprend deux heures post-IV ne contiendra logiquement 
pas la même information que faite cinq heures après (moins d’activité émettrice au niveau des 
os) et il faudra alors compenser en allongeant le temps d’acquisition. Ce mode est donc utile 
pour gérer le planning de reprise des patients mais doit se faire avec précaution. 



VIII) LES IMAGES PLANAIRES 


On les appelle aussi images de projections. 

Les têtes d’acquisition sont immobiles autour du patient. On réalise donc une acquisition qui 
n’est autre qu’une projection planaire d’un organe, possédant un certain volume, avec les 
problèmes de superposition que cela peut comporter. Dans le cas d’une hyperfixation, on ne 
se contentera pas d’une seule image pour en connaître la localisation exacte : au moins un 
profil est indispensable pour pouvoir alors la situer en profondeur. 



Gamma caméra => image de 
projection plane d’un volume 


• image planaire statique (cas le plus courant) 

Les têtes d’acquisition sont immobiles. C’est le principe de la photographie : une seule image 
est acquise. On s’intéresse à la répartition du traceur lorsqu’il est fixé de façon relativement 
stable sur l’organe. Les images durent ainsi de 3 minutes (images précoces de scintigraphie 
osseuse) à 8 minutes (images tardives de scintigraphie osseuse) pouvant aller jusqu'à 15 min 
pour certains examens ( m In-octréotide, 67 Ga) car l’on a limité volontairement l’activité 
injectée dans un but de radioprotection. 

Attention, on dit que c’est une acquisition dite « statique » car on étudie une fixation qui ne 
varie pas pendant le temps de l’étude. 


• Balayage = image planaire statique corps entier 

La surface du détecteur (50x60 cm) est plus petite que le corps, il est donc nécessaire de 
déplacer le détecteur afin qu’il balaye le corps dans son ensemble et d’avoir ainsi sur une 
seule image la fixation dans son ensemble. On paramètre la vitesse de balayage (de 15 à 20 
cm/min pour une scintigraphie osseuse) ainsi que les repères en fonction de la taille du 
patient. Malgré le mouvement de la table, c’est une acquisition dite « statique » car on étudie 
une fixation qui ne varie pas pendant le temps de l’étude. 


• images planaires dynamiques (pour étudier un déplacement du radiopharmaceutique) 

Les têtes d’acquisition sont immobiles. La fixation varie pendant le temps de l’étude, 
on acquière successivement plusieurs dizaines d’images à raison de quelques images par 
seconde. C’est le principe du cinéma : on veut connaître la cinétique du radiotraceur (vitesse 
de fixation ou d’élimination du traceur dans l’organe). 

A titre d’exemple, une acquisition dynamique du traceur pour une scintigraphie osseuse est à 
raison d’une image toutes les 3 secondes pendant 2 min (donc une analyse, à posteriori, avec 
des courbes faites sur 40 images permettant d’étudier une hypervascularisation caractéristique 
de certaines pathologies). 




• Acquisition planaire synchronisée (« gated ») 

Elle est utilisée pour les études cardiaques. Ce type d’acquisition est similaire à l’acquisition 
planaire dynamique, mais elle démarre à un instant particulier du cycle cardiaque, et 16 
images sont généralement acquises durant chaque cycle. 

Le cycle cardiaque est connu grâce à la pose d’électrodes ECG. 

Traitement des images scintigraphiques 

- choix de la représentation en degrés de gris ou en fausses couleurs 
masquage d’une zone (point hyperfixant d’injection ou de la vessie) 

- possibilité de « quantifier » le phénomène observé (nombre de photons par pixel) : 

calcul de la fraction d’éjection ventriculaire en gamma-angiocardiographie 
- rapport de fixation entre organe droit et gauche (fonction rénale) 

étude quantitative de la ditribution régionale pour une évaluation de la résécabilité 
(poumons lobe par lobe) 

- possibilités de zoomer, d’inverser les images 

Obtention et traitement des courbes de l’activité en fonction du temps relatives aux 
examens dynamiques 

définition graphique de une ou plusieurs zones d’intérêt 

formation de la ou des courbes correspondantes, représentatives de l’évolution dans le 
temps de la radioactivité au niveau des zones d’intérêt, 
opérations mathématiques sur les courbes 

IX) LA TOMOSCINTIGRAPHIE MONOPHOTONIQUE 

(en anglais : SPECT : Single Photon Emission Computed Tomography) 

Elle est réalisée lorsqu’on souhaite connaître la répartition du traceur dans les trois 
dimensions de l’espaceet obtenir une image de la répartition de la radioactivité suivant des 
coupes transverses (ou dans des plans différents comme pour le cœur). 

Les têtes d’acquisition sont en rotation autour du sujet. Plusieurs dizaines d’images de 
plusieurs secondes sont successivement acquises, chacune sous un angle différent. 

On réalise donc une succession de projections multiples (au moins une trentaine) autour d’un 
organe permettant ainsi une recontruction informatique sans des problèmes de superposition. 
Dans le cas d’une hyperfixation, on ne se contentera pas d’une seule image pour en connaître 
la localisation exacte : un profil (au moins) est indispensable pour la situer en profondeur. 



La tomoscintigraphie permet une meilleure sensibilité et une meilleure spécificité. 


On choisit : 

le degré total de rotation (180° pour un organe superficiel comme le cœur ou 360° pour 
un organe plus profond) 

- une série de n images (nombre de pas) de x s 

- une rotation circulaire, elliptique ou adaptée au contour corporel 
le sens de rotation (horaire ou anti-horaire) 

Il faudra vérifier que l’appareil soit bien en face de son axe de rotation (repères), que la 
hauteur de table convienne et que les têtes soient bien à l’horizontale (parallélisme), tout ceci 
afin que l’axe mécanique de rotation de l’appareil coïncide avec le centre de l’image. 

Le collimateur à privilégier pour ce type d’acquisition est un Haute Résolution bien que la 
matrice soit de petite taille (64x64 généralement ou 128 x 128) afin d’avoir un bon 
compromis entre la localisation et une durée raisonnable de l’examen. 

La taille NxN de la matrice est un compromis entre la résolution (qui doit respecter le 
théorème de Shannon) et la statistique de comptage (présence d’un bruit selon la loi de 
Poisson). 



1) La méthode par rétroprojection filtrée 

C’est la plus utilisée, son principal avantage est la rapidité. 


C’est une méthode de reconstruction analytique, on considère que la répartition de l’activité 
est une fonction f(x,y) où chaque point de la coordonnée (x,y) du plan de coupe donne la 
valeur de la concentration radioactive. En fonction de chaque angle est acquis un profil de 
l’activité correspondant à la position des différentes structures ainsi qu’à leur concentration 
radioactive. 



a) la rétroprojection simple ou épandage 

Pour reconstituer la coupe tomographique à partir de l’ensemble des projections, il suffit de 
rétroprojeter (on dit aussi épandre) sur la portion de plan les valeurs de la première projection 
est distribuée à tous les pixels qui se trouvent le long de la ligne d’intégration. et ainsi de suite 
pour chaque angle. Ainsi au fur et à mesure des épandages, on voit s’ajouter les zones où 
figurent de l’activité. Mais aussi, il persiste les résidus de l’épandage où n’existe aucune 
activité. Ces résidus constituent ce que l’on appelle les artéfacts en étoile et déforment 
énormément le résultat ce qui rend impossible l’obtention d’une image de qualité correcte par 
simple rétroprojection. 



rétroprojection 3 


b) la rétroprojection filtrée 

Le principe nécessite de multiplier la transformée de Fourier des projections par la valeur 
absolue de v que l’on appelle filtre rampe. Ce filtre met à zéro la composante continue (qui 
représente la moyenne du signal) et donc introduit des valeurs négatives. Il amplifie de plus 
en plus les fréquences élevées et donc génère dans le signal des transitions rapides. 

En pratique, le filtrage rampe introduit des valeurs négatives de part et d’autre de l’objet filtré. 
Le rôle de ces valeurs est d’effacer progressivement les artéfacts en étoile laissés par les 
autres projections lors de l’opération d’épandage. Ainsi la reconstruction est nettement plus 
correcte sauf en cas de nombre de projections trop faible ou si une zone de trop forte activité 
est présente au sein de la coupe. 


A 



signal d’origine 


signal filtré 



Le filtre rampe pose néanmoins un problème important : il amplifie de manière importante les 
hautes fréquences, il faut alors réduire le bruit en y associant un filtre de type lissant. 

Les filtres lissants sont toujours du type passe-bas, c’est-à-dire qu’ils éliminent les hautes 
fréquences caractéristiques du bruit. 

rétroprojection 1 



rétroprojection 3 




Rétroprojection 

filtrée 


Le plus classique est le filtre de Hann (ou Hanning) qui permet des calculs extrêmement 
rapides (il est donc utile pour les anciens calculateurs) mais s’avère parfois trop lissant 
puisqu’il affecte les moyennes fréquences, d’où une perte de détails et donc de résolution. 

Le filtre de Butterworth préserve les moyennes fréquences lorsqu’il est correctement 
paramétré et est le filtre le plus utilisé actuellement. 

Certains filtres vont jusqu’à restaurer les moyennes fréquences (Metz, Wiener) afin de 
corriger la dégradation de la résolution par le système de détection. 



Le choix du filtre se fait en fonction de l’organe étudié, de la pathologie recherchée et du 
radiopharmaceutique administré au patient. Lorsque l’on souhaite observer des détails fins (de 
l’ordre de grandeur de la résolution spatiale du système) on utilise préférentiellement un filtre 
peu lissant ou un filtre de restauration, comme pour les examens cérébraux. Par contre, dans 
le cas des organes en mouvement ou des pathologies étendues on choisira un filtre lissant. 
C’est le cas pour les explorations myocardiques lors de recherche d’infarctus. 

2) La méthode itérative 

Ici, le principe réside dans une estimation initiale arbitraire de l’image solution et l’ordinateur 
procède schématiquement selon un principe d’essai et d’erreur. Chaque estimation successive 
est projetée et le résultat comparé aux projections mesurées, l’erreur est utilisée en retour pour 
améliorer l’estimation suivante (itération). 

Son intérêt majeur est de pouvoir inclure des considérations physiques telles que la perte de 
résolution en profondeur, l’atténuation et la diffusion dans le calcul des coefficients de 
l’opérateur de projection et permettre ainsi des quantifications (calcul de l’activité 
effectivement déposée dans l’organe étudié). 

• Acquisition tomographique synchronisée (Gated-SPECT) 

Les têtes d’acquisition sont, bien entendu, en rotation autour du sujet. Sous chaque angle de 
prise de vue, sont réalisées des acquisitions synchronisées avec le cycle cardiaque. On obtient 
donc la répartition de la radioactivité en trois dimensions au cours du cycle cardiaque. Cette 
acquisition permet d’obtenir, en plus d’une image de perfusion classique au niveau du 
ventricule gauche, une cinétique associée des parois du YG particulièrement utile au 
diagnostic d’une portion du myocarde sidérée ou hibernante. 



